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1. INTRODUZIONE 
Nel 2013 è stata pubblicata sulla Gazzetta Ufficiale dell’Unione Europea una nuova 
direttiva 2013/59/EURATOM. Questa direttiva ha rimesso in primo piano il tema 
della radioprotezione in radiodiagnostica. 
Lo scopo della tesi è stato quello di valutare la dose radiante erogata nell’ambito 
della Marina Militare, in particolare, raccogliendo le informazioni di dose della TC 
dell’ospedale militare di La Spezia e valutandone l’accettabilità dal punto di vista 
radioprotezionistico. 
2. LA TOMOGRAFIA COMPUTERIZZATA 
2.1. L’apparecchiatura  
Il Tomografo computerizzato è un’apparecchiatura molto sofisticata sia per i 
componenti che la costituiscono, che per i programmi di controllo ed 
elaborazione[1]. 
2.2. I componenti della TC 
Le componenti fondamentali di un tomografo computerizzato sono: 
 Tunnel di scansione o Gantry: contiene il tubo radiogeno, il collimatore del 
fascio, i detettori del fascio e nelle apparecchiature più recenti il generatore. 
 Tavolo porta-paziente: è motorizzato e consente spostamenti in due direzioni. 
Quindi può essere sollevato o abbassato per facilitare lo spostamento del 
paziente, e può muoversi avanti e indietro lungo il tunnel di scansione. Il 
lettino viene costruito i fibra di carbonio, che essendo un materiale a basso 
numero atomico, non costituisce un ostacolo al passaggio del fascio. Di 
conseguenza la presenza del lettino non implica un aumento della dose 
necessaria all’esecuzione dell’esame.[2] 
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A partire dalla terza generazione, il tubo radiogeno è alimentato con la 
tecnologia slip ring, che risolve il problema dell’avvolgimento dei cavi ad 
alta tensione. 
 Elettronica di acquisizione dei dati. 
 Computer 
 Consolle di comando: dotata di un monitor per la visualizzazione 
dell’immagine e per impostare l’area d’interesse per l’esame. 
 Consolle satellite: Dotata di monitor ad alta risoluzione, viene utilizzata per la 
refertazione dell’esame 
 Unità a disco: per l’archiviazione transitoria delle immagini, prima del 
salvataggio sui supporti definitivi. 
 Masterizzatore: Per la creazione dei CD, contenenti le immagini e il referto. 
Le componenti opzionali per l’esecuzione dell’esame con il mezzo di contrasto sono: 
 L’iniettore automatico: Inietta il mezzo di contrasto a bolo. La velocità è 
stabilita dall’operatore sulla base dell’esame richiesto, dell’accesso venoso e 
del diametro dell’ago utilizzato. 
 Consolle di comando dell’iniettore: Consente all’operatore di gestire il 
riempimento e lo svuotamento dell’iniettore da remoto, riducendo la 
possibilità di formazione di grosse bolle d’aria. Permette la regolazione del 
flusso e di ridurre gli sprechi di mezzo di contrasto.  
 Mezzo di Contrasto iodato 
 Soluzione salina 
All’interno della sala TC ritroviamo anche: 
 Defibrillatore 
 Riscaldatore: Mantiene a 37°C il mezzo di contrasto, aumentando il comfort 
per il paziente. 
 Carrello delle urgenze 
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2.3. La metodica 
La Tomografia Computerizzata è una tecnica diagnostica fondamentale nella medicina 
moderna, che ha visto un progressivo sviluppo negli anni successivi all’introduzione 
della stessa. 
2.4. Assunzione del topogramma 
Lo SCOUT: L’indagine tomografica computerizzata inizia, di norma, con l’assunzione 
di una scout-view della regione di studio. Il topogramma è necessario per definire il 
margine superiore ed inferiore d’interesse per la scansione TC, fornisce una prima 
informazione sulla densità delle strutture che stiamo andando a scansionare. 
2.5. Le modalità di acquisizione 
Le MODALITA’: 
 Acquisizione volumetrica con tecnica spirale; in singola apnea si acquisiscono 
immagini da un volume corporeo d’interesse, che vengono poi ricostruite con 
opportuna spaziatura. 
 Nella modalità di scansione assiale, il lettino avanza a intervalli stabiliti, 
ottenendo degli strati in sequenza. 
 Nella modalità dinamica il lettino non avanza e le scansioni vengono ripetute 
a intervalli prestabiliti, permettendo così di osservare la diffusione del mdc. 
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2.6. Il mezzo di contrasto 
La TC ha una elevata risoluzione intrinseca di contrasto, tuttavia si fa largo uso di 
mezzi di contrasto. I mezzi di contrasto sono radiopachi e radiotrasparenti, introdotti 
per via orale, endovenosa, endovescicale e endoliquorale. 
Il mezzo di contrasto è in genere somministrato “a bolo” con iniettore automatico che 
permette di predeterminare volumi e flussi. L’opportuna temporizzazione 
dell’acquisizione delle immagini permetterà di riconoscere la fase arteriosa in cui sono 
visualizzati i vasi arteriosi di calibro maggiore e le fasi successive nelle quali il mezzo 
di contrasto si distribuisce progressivamente in sede interstiziale fino a raggiungere 
una situazione di equilibrio tipica del singolo organo (fase parenchimatosa). 
Quest’ultima è alla base di un incremento più o meno intenso e omogeneo del valore 
di attenuazione, definito, con termine anglosassone ormai radicato, “contrast 
enhancement” (c.e.).[3] 
2.7. La visualizzazione dei valori densitometrici 
I valori densitometrici variano di unità in unità da -1000 (aria) a 0 (acqua, sostanza di 
riferimento) a +1000 (metallo). 
Se tutti questi valori venissero rappresentati estensivamente nell’immagine, 
risulterebbe all’osservatore un’immagine “appiattita”, ovvero priva di contrasto. 
Questo perché l’occhio umano è incapace di discernere più di 20 gradazioni di grigio 
(a fronte delle 2001 presenti nell’immagine!). 
Per poter apprezzare le informazioni contenute nell’immagine, il Medico refertatore 
può utilizzare delle “finestre”. Ovvero il Medico sceglie il valore densitometrico al 
quale si vuole attribuire il colore grigio medio (il centro della finestra); quindi definisce 
il valore minimo e il valore massimo ai quali vengono attribuiti dal software 
rispettivamente i colori nero e bianco (così tutti i valori superiori a quello massimo 
saranno sempre bianchi, mentre tutti quelli inferiori a quello minimo saranno sempre 
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neri). La “distanza” fra questi due valori è definita ampiezza della finestra. Maggiore 
sarà l’ampiezza, minore sarà il contrasto e viceversa. 
 
Tabella 2.7: Alcuni esempi di finestre di visualizzazione  
 AMPIEZZA [HU] LIVELLO/CENTRO 
[HU] 
POLMONE 1500 -650 
ENFISEMA 800 -800 
TESSUTI MOLLI (basale) 400 40 
FEGATO (basale) 200 40 
TESSUTI MOLLI (mdc) 400 70 
FEGATO (mdc) 300 60-100 
COLLO (mdc) 300 50 
ANGIO-TC 500 100-200 
OSSO 2000 500 
OSTEOPOROSI 1000-1500 300 
ROCCHE PETROSE 4000 700 
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2.8. Matrice di ricostruzione e descrittori di qualità dell’immagine: 
Le immagini digitali di interesse radiologico sono rappresentazioni “visive” della 
distribuzione spaziale di una definita proprietà tissutale misurata in volumi corporei 
unitari predefiniti dall’operatore, i voxel. Sono sintetiche, o di sommazione, se 
l’altezza del voxel coincide con uno dei diametri corporei, analitiche se è di pochi 
millimetri e si fanno coincidere con lo spessore di uno strato corporeo. 
L’acquisizione e la ricostruzione di un’immagine digitale richiedono una serie di atti 
sequenziali nei quali il computer gioca un ruolo del tutto fondamentale. 
1. Definizione del parametro tessutale oggetto di misure globali dall’esterno. 
2. Suddivisione del volume corporeo in studio in un insieme discreto di elementi 
unitari di volume (voxel). 
3. Definizione di una corrispondenza biunivoca tra voxel ed elemento unitario 
dell’immagine (pixel). 
4. Acquisizione delle misure. 
5. Conversione analogico/digitale del segnale ottenuto 
6. Ricostruzione dell’immagine ad opera del computer. 
E’ fondamentale quindi, la sussistenza di un rapporto preciso tra volume corporeo sul 
quale è effettuata la misura e superficie dell’immagine sulla quale è rappresentato 
"visivamente” il risultato, il pixel. Il pixel è l’elemento unitario dell’immagine 
digitale e assume la forma di un piccolo quadrato (meno comunemente di altre figure 
geometriche) nel contesto del quale la gradazione di grigio o la tonalità di colore 
riprodotta è uniforme. 
Una volta compiuto il procedimento di acquisizione e ricostruzione, l’immagine 
digitale è rappresentata da matrice numerica nella quale gli indici delle righe e delle 
colonne identificano il pixel e il valore di ciascun elemento rappresenta il suo livello, 
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cioè il valore del parametro tissutale oggetto di misura. La matrice interviene in tutte 
le operazioni di calcolo. 
La risoluzione spaziale di un’immagine digitale è in rapporto inverso alla dimensione 
del pixel: quanto più piccolo è questo, tanto maggiore è la risoluzione[4]. 
La dimensione del pixel è uguale al rapporto tra il campo di vista, cioè la superficie 
corporea proiettivamente rappresentata nell’immagine, e il numero di pixel presenti 
nell’area totale dell’immagine (o, il che è equivalente, il numero di voxel in cui è 
suddiviso il volume corporeo) e quindi la dimensione della matrice di 
visualizzazione. Se questa è costituita da 256 righe e 256 colonne (matrice 2562), i 
pixel sono 65.536; se la matrice è 5122, i pixel sono 262.144. 
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3.LA DOSE RADIANTE 
3.1. Le radiazioni ionizzanti 
Il principio di funzionamento della Tomografia Computerizzata è legato all’ utilizzo 
delle radiazioni ionizzanti, in particolare dei raggi X.  
I raggi X sono onde elettromagnetiche, prodotte dal tubo radiogeno, che una volta 
collimati, attraversano il corpo del paziente e vengono poi catturati dal detettore, che 
raccoglie le informazioni necessarie per la ricostruzione dell’immagine[1]. 
I raggi X vengono definiti come radiazioni ionizzanti in quanto determinano una 
ionizzazione degli atomi con i quali interagiscono, ciò provoca un’alterazione dei 
legami chimici. Ne deriva che a seconda dell’energia della radiazione, possiamo 
avere differenti tipologie di danno, solitamente divise in due tipologie: stocastico e 
deterministico. 
Gli effetti di tipo deterministico sono quelli che si manifestano superata una certa 
dose soglia, e che si presentano con certezza. Sono esempi di effetti deterministici, 
l’infertilità, la cataratta e le radiodermiti. La gravità degli effetti è direttamente 
proporzionale alla dose ricevuta ed è influenzata dalla distribuzione nel tempo della 
dose. 
Gli effetti di tipo stocastico sono gli effetti che si manifestano in modo casuale non 
correlato alla quantità di dose. Questa tipologia di danno investe il DNA, 
determinando dei danni che possono essere delle aberrazioni cromosomiche, 
leucemie e tumori solidi. 
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Tabella 3.1.1: Effetti clinici delle radiazioni ionizzanti[5] 
 Effetti deterministici Effetti stocastici 
Livello dose Medio-alto Basso 
Periodo di latenza Corto Lungo 
Dose soglia Sì No 
Biologia cellulare Morte cellulare Danno al DNA 
Effetti clinici Caduta dell’emopoiesi Cancro, effetti genetici 
 
3.2. Unità di misura ed effetti biologici 
Per meglio comprendere il quali sono le grandezze che descrivono la dose 
somministrata, è necessario definire alcuni concetti dal punto di vista fisico. 
Bisogna quindi introdurre i concetti di: esposizione, dose assorbita, dose equivalente 
e dose efficace. 
L’esposizione, come definita dall’International Commission on Radiological Units 
and Measurement (ICRU), è data dal valore assoluto (dQ) della quantità totale degli 
ioni prodotta in aria quando tutti gli elettroni liberati dai fotoni in un volume d’aria di 
massa dm sono completamente fermati in aria[6] 
𝐸 =
𝑑𝑄
𝑑𝑚
 
dove Q rappresenta il valore assoluto della carica totale degli ioni dello stesso segno 
prodotti in aria, e m la massa d’aria. Oggi tale grandezza ha solo una valenza storica, 
in quanto non è più utilizzata, ed è stata sostituita dal kerma [7] (acronimo di Kinetic 
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Energy Relased in the Medium), definita come la quantità di energia cinetica 
trasferita dai fotoni agli elettroni in un elemento di volume di massa dm ed espressa 
in joule/kg 
𝐾 =
𝑑𝐸𝑡𝑟
𝑑𝑚
 
La dose assorbita rappresenta invece la quantità di energia assorbita per unità di 
massa di materiale. Matematicamente tale relazione può essere espressa 
dall’equazione 
𝐷 =
𝑑𝐸
𝑑𝑚
 
dove E rappresenta il valore dell’energia media e m la massa del corpo. 
L’esposizione è una misura della quantità di ionizzazione prodotta in una massa 
specifica d’aria dai raggi X ed è correlata alla “quantità di radiazione” alla quale un 
paziente viene esposto. Dai dati dell’esposizione è possibile, per esempio, calcolare 
la dose a livello della superficie del paziente, che risulta importante per prevedere e 
prevenire la comparsa di effetti deterministici quali l’eritema cutaneo. 
Il rischio associato all’esposizione alle radiazioni è sempre correlato alla quantità di 
energia assorbita in ogni porzione del tessuto biologico, quest’ultima grandezza 
quindi è particolarmente importante nell’ambito della protezione radiologica. L’unità 
di misura della dose assorbita è il Gray (Gy), che si esprime in joule su kilogrammo. 
Tuttavia, poiché non tiene conto delle differenze di sensibilità alle radiazioni dei vari 
organi, la dose assorbita non può fornire un valore del rischio relativo all’esposizione 
la dose assorbita non può fornire un valore del rischio relativo all’esposizione. 
L’equivalente di dose rappresenta un mezzo per esprimere, in un linguaggio comune, 
la diversità degli effetti biologici prodotti da radiazioni di differente qualità; 
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matematicamente è espressa dal prodotto 
𝐻 = 𝐷 ⨯  𝑄𝑓 
dove D rappresenta la dose assorbita e Qf un fattore di qualità dipendente da tipo di 
radiazione. L’unità di misura della dose equivalente è il sievert (Sv). Bisogna tener 
presente che, a parità di dose assorbita D, il danno biologico dipende dal tipo di 
radiazione: maggiore è la densità di ionizzazione, maggiore è il danno biologico. 
La IRCP  ICRP (International Commission on Radiation Protection) ha introdotto un 
“peso della pericolosità” delle radiazioni: il fattore di qualità Qf , tipico della natura e 
dell’energia considerata, definito in funzione del LET (Linear Energy Transfer) in 
acqua nel punto considerato. 
Tabella 3.2.1: Fattori di ponderazione 
Fattori di ponderazione per la radiazione nelle Raccomandazioni (ICRP 103 
2007)[8] 
Tipo Intervallo di energia Fattori di peso Qf 
(ICRP103) 
Fotoni Tutte le energie 1 
Elettroni e 
muon 
Tutte le energie 1 
Neutroni < 10 keV 5 
10 keV – 100 keV 10 
> 100keV – 2 MeV 20 
> 2M – 20 MeV 10 
> 20 MeV 5 
Protoni  5 
Particelle α  20 
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I fattori di qualità sono stimati a partire da studi epidemiologici condotti su soggetti 
esposti a elevati livelli di dose, sui quali gli effetti dannosi sono valutabili. Per 
esempio, i raggi X hanno un fattore di qualità pari a uno, mentre le particelle α hanno 
un fattore di qualità pari a venti; ne deriva che a parità di dose assorbita la dose 
equivalente sarà venti volte più alta nel caso delle particelle α. 
La dose efficace (E) è una grandezza che consente di quantificare il danno ai tessuti 
prendendo in considerazione la loro differente radiosensibilità. Il valore della dose 
efficace si ottiene a partire dalla dose equivalente (H), moltiplicandola per un fattore 
WT, che tiene conto dei diversi tipi di tessuto irradiato. 
𝐸 = 𝐻 ⨯ 𝑊𝑇 
Tabella 3.2.2:  
Fattori di ponderazione per i tessuti raccomandati ICRP (2007)[8] 
Tessuto wT ∑wT 
Midollo osseo (rosso), Colon, 
Polmone, Stomaco, Seno, Tessuti 
rimanenti* 
0,12 0,72 
Gonadi 0,08 0,08 
Vescica, esofago, fegato, tiroide 0,04 0,16 
Superficie dell’osso, cervello, 
ghiandole salivari pelle 
0,01 0,04 
Totale 1,00 
* Tessuti rimanenti: ghiandole surrenali, regione extra toracica, cistifellea, cuore, 
reni, linfonodi, muscolo, mucosa orale, pancreas, prostata, intestino tenue, milza, 
timo, utero/cervice. 
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Considerando che la dose equivalente viene calcolata tenendo conto della “qualità” 
della radiazione, la dose efficace fornisce una stima del detrimento da radiazione 
sulla base sia della radiosensibilità degli organi sia del tipo di radiazione. Anche la 
dose efficace, come la dose equivalente, si misura in sievert (Sv). 
La dose efficace viene utilizzata in radioprotezione[9] per definire i limiti di 
esposizione per i lavoratori e le persone del pubblico. 
Nelle esposizioni mediche, essa permetti di confrontare, dal punto di vista del 
detrimento sanitario, esposizioni diverse, come per esempio un esame radiografico 
del torace con uno del bacino oppure un esame tomografico. Viene inoltre utilizzata, 
insieme alla dose equivalente, per la valutazione del rapporto rischio/beneficio nelle 
attività radiologiche. 
In genere, per avere un primo termine di comparazione si considera la dose efficace 
dovuta al fondo naturale, a cui ogni persona è soggetta, che ammonta in media a 2,4 
mSv/anno e può variare da luogo a luogo, in funzione dell’altitudine e della 
radioattività contenuta nel suolo, da circa 1,5 a oltre 10 mSv/anno. Altri valori di 
riferimento sono: esame radiografico PA del torace per una persona standard, E = 
0,02 mSv; fegato (3 fasi), 10 mSv; esame PET con 240 MBq di FDG, circa 6mSv. 
 
3.3. Il LET: Trasferimento Lineare di Energia 
A seguito delle collisioni delle particella cariche con gli atomi e le molecole del 
mezzo attraversato, vengono generati raggi delta che si comportano, a loro volta, 
come particelle primarie, trasportando lungo le proprie tracce l’energia ricevuta e 
trasferendola al mezzo in punti anche distanti dal sito dove è avvenuta la collisione. 
La distribuzione di queste particelle lungo un tracciato primario è di fondamentale 
importanza nell’interpretazione degli effetti indotti dalle radiazioni nei materiali 
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biologici, in quanto fornisce informazioni dirette sul trasporto di energia a distanza e 
sulla densità della ionizzazione prodotta intorno alla traccia delle particelle primarie; 
per quantificare tale fenomeno è stata introdotta la grandezza “trasferimento lineare 
di energia” (Linear Energy Transfer, LET): 
𝐿𝐸𝑇∆ =  
𝑑Ē𝛥
𝑑𝑙
 
dove dĒΔ rappresenta l’energia ceduta per collisioni in media da una particella carica 
in un segmento di percorso di lunghezza dl, avendo considerato nel computo di dĒΔ 
solo i processi collisionali dove il trasferimento di energia dei singoli eventi è 
inferiore alla energia Δ. 
In genere LET100eV ≈ 0,6 ⨯ LET∞. Il LETΔ viene detto trasferimento lineare di 
energia ristretto, il LET∞, indicato anche semplicemente con LET, viene detto 
trasferimento lineare di energia infinito e corrisponde al potere di frenamento S. Il 
LET si esprime abitualmente in keV/μm. 
Con riferimento al LET∞, si suole distinguere tra particelle a basso LET (elettroni e 
positroni) e particelle ad alto LET (particelle α, ioni, ecc.). Il LET degli elettroni 
varia a seconda dell’energia tra 0,2 e 30 keV/μm, quello delle particelle alfa tra 40 e 
250 keV/μm. I protoni cedono generalmente energia a basso LET, a esclusione 
dell’ultimo tratto della loro traiettoria dove si comportano come particelle ad alto 
LET. 
Il LET non è definito per le radiazioni indirettamente ionizzanti, in quanto esse non 
sono soggette a interazioni collisionali. Per scopi di radioprotezione tale concetto 
viene però allargato anche a questo tipo di radiazioni, considerando il LET delle 
particelle secondarie messe in moto dalla radiazione primaria indirettamente 
ionizzante. In questo senso i fotoni sono radiazioni a basso LET con valori fino a 10 
keV/μm[9]. 
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3.4. DESCRITTORI di DOSE: MSAD, CTDIW e DLP 
3.4.1. Il MSAD 
Il MSAD (Multiple Scan Average Dose) è il primo descrittore di dose per la 
tomografia computerizzata e rappresenta il valore ottenuto con una serie di scansioni 
sequenziali, cioè con spostamenti longitudinali di un determinato valore (bed index) 
del lettino porta-paziente al termine di ogni rotazione del complesso tubo-detettori. 
Il valore MSAD può essere calcolato eseguendo una campionatura del valore dei 
massimi e dei minimi della curva ottenuta sommando le diverse scansioni. 
Matematicamente può essere espressa con la formula 
𝑀𝑆𝐴𝐷 = 𝐶𝑇𝐷𝐼 ⨯
𝑆𝑊
𝐵𝐼
 
dove CTDI è il valore della dose erogata per ogni singola scansione, SW è lo 
spessore dello strato in millimetri e BI lo spazio presente tra una scansione e quella 
successiva, generato dal movimento del lettino. 
L’introduzione delle moderne TC multistrato con tecnica di acquisizione volumetrica 
spirale ha determinato la perdita di importanza del MSAD. 
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3.4.2. CTDI 
Il concetto di CTDI (Computed Tomography Dose Index) è stato introdotto da Shope 
nel 1981, definendolo come l’integrale del profilo di dose lungo l’asse z di una 
singola scansione, normalizzato per lo spessore dell’immagine acquisita. 
Per quantificare il CTDI, la dose di una singola scansione veniva misurata mediante 
una camera di ionizzazione lunga 100 mm e l’integrale di dose veniva poi 
normalizzato rispetto al valore nominale dell’ampiezza del fascio; il CTDI non 
rappresenta, quindi, la dose in un punto, bensì la dose media di un volume. Occorre 
precisare che, a causa di fenomeni di scattering e di diffusione della radiazione [10], 
il profilo di dose di una singola scansione si estende oltre i limiti della collimazione 
nominale del fascio. Le regioni del profilo di dose situate all’esterno della 
collimazione nominale del fascio vengono chiamate “code” della distribuzione di 
dose e contribuiscono significativamente alla dose fornita al paziente, pur non 
contribuendo alla formazione dell’immagine visualizzate sul monitor. Il CTDI 
rappresenta quindi l’integrale dell’area del profilo di dose della radiazione tenendo 
conto anche delle code del profilo, e dividendo tale valore per l’ampiezza nominale 
del fascio. Matematicamente può essere espresso dall’equazione 
𝐶𝑇𝐷𝐼 =
1
𝑛𝑇
∫ 𝐷(𝑧)𝑑𝑧
𝑧2
𝑧1
 
dove D(z) rappresenta il valore del profilo di dose lungo l’asse z; z1 e z2 i limiti 
dell’integrazione; n il numero degli strati acquisiti e T lo spessore nominale del 
fascio. 
Tuttavia come evidenziato nei precedenti paragrafi, dose assorbita dalla superficie 
del distretto esaminato può avere un valore molto diverso da quello della dose che 
raggiunge il centro del target; quindi il valore del CTDI può variare in base alla 
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posizione lungo il FOV (Field of View). Per tener conto di tale variazione, è stato 
introdotto il CTDI pesato (CTDIW), definito come la somma di 1/3 del valore del 
CTDI100 misurato al centro del fantoccio e di 2/3 del valore del CTDI100 misurato alla 
periferia del fantoccio 
𝐶𝑇𝐷𝐼𝑤 =
1
3
𝐶𝑇𝐷𝐼𝑤,𝑐𝑒𝑛𝑡𝑟𝑜 +
2
3
𝐶𝑇𝐷𝐼𝑤,𝑝𝑒𝑟𝑖𝑓𝑒𝑟𝑖𝑎 
Il CTDIw rappresenta uno dei principali descrittori della dose in TC, viene utilizzato 
nel documento della Comunità Europea Quality Criteria and Reference Doses in TC 
ed è il parametro di riferimento ai sensi del DLgs 187/2000 per la verifica dei livelli 
di dose in Italia (LDR, Livelli di Dose di Riferimento). 
I valori di CTDI finora esaminati si riferiscono a scansioni di tipo sequenziale, cioè 
con il lettino porta-paziente che rimane fermo durante l’acquisizione di ogni singola 
scansione, non considerando quindi cosa succede in caso di TC spirale. 
Per considerare anche questa variabile, recentemente è stato introdotto il CTDIvol che 
si ottiene correggendo il valore del CTDIw con il valore del pitch: 
𝐶𝑇𝐷𝐼𝑣𝑜𝑙 =
𝐶𝑇𝐷𝐼𝑤
𝑃𝑖𝑡𝑐ℎ
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3.4.3. Il DLP 
Il descrittore di dose che caratterizza l’energia totale assorbita dal paziente durante 
un esame TC, e che può essere utilizzato per effettuare confronti fra diversi esami TC 
e quindi diverse apparecchiature, è il DLP (Dose Lenght Product), ovvero il valore 
del CTDIvol corretto per la lunghezza della scansione (l) lungo l’asse z del paziente. 
Per questo motivo è il descrittore di riferimento per questa analisi. 
𝐷𝐿𝑃 =  𝐶𝑇𝐷𝐼𝑣𝑜𝑙 ⨯ 𝑙 
Il valore del DLP viene normalmente riportato sulla consolle del tomografo per 
fornire al tecnico di radiologia informazioni inerenti la dose che si sta per erogare al 
paziente. Tale valore viene anche inserito insieme al CTDIw all’interno del report 
dosimetrico. 
Il DLP viene poi utilizzato per fare una stima della dose efficace  
𝐷𝑜𝑠𝑒 𝑒𝑓𝑓𝑖𝑐𝑎𝑐𝑒 = 𝐷𝐿𝑃 ⨯ 𝑘 
Dove k rappresenta un fattore di ponderazione del tessuto d’interesse (Tabella 3.4.3). 
Questi valori di sensibilità vengono ricavati da programmi matematici che si rifanno 
al metodo Monte Carlo [11], che utilizza un fantoccio ermafrodito per la simulazione 
dell’interazione dei raggi X. 
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Tabella 3.4.3 [9]: Coefficienti di conversione E/DLP espressi in mSv/(mGy⦁cm) 
Regione 
Anatomica 
Neonato 1 anno 5anni 10 anni Adulto 
Testa e 
collo 
0,013 0,0085 0,0057 0,0042 0,0031 
Testa 0,011 0,0067 0,0040 0,0032 0,0021 
Collo 0,017 0,012 0,011 0,0079 0,0059 
Torace 0,039 0,026 0,018 0,013 0,014 
Addome e 
Pelvi 
0,049 0,030 0,020 0,015 0,015 
Tronco 0,044 0,028 0,019 0,014 0,015 
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3.4.4. Il DAP 
Il prodotto dose-area (Dose Area Product, DAP)[9] è il prodotto della dose assorbita 
in aria, misurata sul percorso del fascio da una camera a ionizzazione trasmissiva, per 
l’area del fascio in corrispondenza della camera; il DAP è una grandezza invariante 
rispetto alla distanza dalla sorgente X. La camera di ionizzazione trasmissiva è un 
dispositivo ionometrico che viene montato all’uscita del tubo radiogeno, subito dopo 
il collimatore. Tale dispositivo è collegato a un’unità di controllo che alimenta la 
camera, con una tensione di qualche centinaio di volt, e converte il segnale di misura 
analogico in un segnale digitale. L’informazione digitale viene poi visualizzata sul 
display, stampata tramite una stampante oppure, negli apparecchi radiologici digitali, 
registrata automaticamente all’esame[12]. 
Il DAP viene utilizzato per lo studio dosimetrico nell’ambito della radiologia 
convenzionale [13]. 
L’unità di misura del DAP più diffusa è il Gy*cm2, ma sono usate anche altre unità 
come il mGy*cm2, il cGy*cm2 o il μGy*cm2. I costruttori di misuratori di DAP ne 
calibrano la risposta generalmente in termini di dose assorbita in aria e quindi alle 
energie tipiche della radiodiagnostica anche in termini di kerma in aria. 
La dose efficace può essere stimata anche moltiplicando il DAP per un coefficiente 
di conversione specifico della regione anatomica irraggiata: 
𝐸 = 𝑘𝐷𝐴𝑃 𝐸  ⦁ 𝐷𝐴𝑃 
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Tabella 3.4.4: Fattori di conversione da DAP a dose efficace [9] 
Esame di radiografia 
convenzionale 
E/DAP [mSv/(Gy⦁cm2)] 
Cranio 0,028 
Rachide cervicale 0,13 
Rachide dorsale 0,19 
Rachide lombare 0,21 
Torace 0,12 
Addome 0,26 
Radiologia interventistica 
Sistema gastrintestinale 0,26 
Sistema urinario e biliare 0,26 
Cardiovascolare 0,26 
Cerebrovascolare 0,028 
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3.5. La direttiva 2013/59/EURATOM 
La direttiva del consiglio europeo del 5 dicembre 2013 norme fondamentali di 
sicurezza relative alla protezione contro i pericoli derivanti dall’esposizione alle 
radiazioni ionizzanti, anche in ambito medico. [14] 
La nuova direttiva ribadisce i principi di: 
 Giustificazione: Le esposizioni mediche devono mostrare di essere 
sufficientemente efficaci in base alla ponderazione dei potenziali vantaggi 
diagnostici o terapeutici complessivi da esse prodotti, inclusi i benefici diretti 
per la salute della persona e della società, rispetto al danno alla persona che 
l'esposizione potrebbe causare, tenendo conto dell'efficacia, dei vantaggi e dei 
rischi di tecniche alternative disponibili che perseguono lo stesso obiettivo 
ma non comportano un'esposizione alle radiazioni ionizzanti o comportano 
un'esposizione inferiore.  
 Ottimizzazione: Gli Stati membri provvedono affinché tutte le dosi dovute a 
esposizioni mediche per scopi radiodiagnostici, di radiologia interventistica, 
di pianificazione, di guida e di verifica siano mantenute al livello più basso 
ragionevolmente ottenibile e compatibile con l'ottenimento dell'informazione 
medica richiesta, tenendo conto dei fattori economici e sociali. 
 Responsabilità: Ogni esposizione medica deve essere effettuata sotto la 
responsabilità clinica di un medico specialista. 
 Procedure: Per ciascun tipo di procedura medico-radiologica standard siano 
elaborati protocolli scritti per ciascuna apparecchiatura e per le pertinenti 
categorie di pazienti, l’informazione relativa all’esposizione entra nel referto 
della procedura. 
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4. FATTORI DETERMINANTI la DOSE 
I fattori che possono influenzare la dose assorbita in un esame TC sono numerosi. 
Alcuni parametri vengono decisi dall’operatore stesso prima di effettuare la 
scansione e sono quindi sotto diretto controllo dell’operatore (corrente, tensione, 
pitch, collimazione, centraggio del paziente, numero di fasi acquisite, lunghezza 
delle scansioni), altri invece dipendono dal paziente (dimensione, età, altezza e 
sesso). [6] 
4.1. Corrente del tubo 
I mA sono legati al rateo di dose prodotto dal tubo radiogeno in modo 
direttamente proporzionale. Tuttavia, in alcune apparecchiature, si può trovare 
un’altra unità di misura, i mAs. 
I mAs esprimono la corrente erogata nel tempo, inserendo quindi nella 
valutazione anche il tempo di rotazione del tubo. Nelle apparecchiature più 
moderne, questo valore viene corretto con il pitch e viene definito mAs effettivi 
(mAs/pitch). 
Negli attuali tomografi multistrato l’erogazione dei mA viene continuamente 
controllata da sistemi di regolazione automatica (AEC, Automatic Exposure 
Control), cioè dispositivi in grado di modulare la corrente del tubo in base al 
diverso livello di attenuazione che il fascio di raggi X incontra durante il suo 
percorso. Questo sistema automatico, può essere regolato dal tecnico, che può 
inserire un valore di mA massimo. Ciò si rivela molto utile quando il paziente è 
portatore di protesi in metallo. Infatti un elemento ad alta densità molto 
rappresentato, spinge questo sistema di regolazione a dare l’amperaggio massimo 
e quindi, un’elevata dose al paziente. L’intervento del tecnico sul valore massimo 
di mA, comporta un beneficio diretto in termini di dose per il paziente. 
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I sistemi di regolazione automatica sono caratterizzati da tre diverse modalità di 
modulazione: 
 Modulazione in base alla taglia del paziente (patient size modulation), la 
corrente del tubo viene regolata in base alle dimensioni totali del paziente 
ottenute mediante l’acquisizione di uno scanogramma, in modo da 
diversificare tra pazienti di diversa taglia. 
 La Z-axis modulation è legata alla differente attenuazione del fascio nei 
diversi distretti anatomici. E’ del tutto evidente che, la corrente necessaria 
ad ottenere una scansione del torace, sarà inferiore a quella richiesta per il 
bacino. Per ottimizzare la dose erogata durante la scansione, la TC si basa 
quindi su una mappa di attenuazione misurata lungo l’asse longitudinale 
del paziente durante l’esecuzione di uno scanogramma, che non serve 
solo a fornire un’immagine di riferimento per il posizionamento del FOV 
(field of view) della scansione, ma rappresenta una fase importante per la 
corretta scelta dei mA da utilizzare nella successiva acquisizione. 
 La rotational modulation, o XY è una metodica che modula la corrente 
del tubo a seconda dell’angolo di proiezione, in modo da ridurre i raggi 
emessi in ciascuna rotazione del tubo. Per esempio nelle proiezioni 
antero-posteriori e postero-anteriori del cingolo scapolare, dove il fascio 
subisce un’attenuazione inferiore rispetto alle proiezioni laterali. 
Attualmente le case costruttrici utilizzano sistemi di modulazione della dose 
combinati, in cui la modulazione avviene in modo tridimensionale lungo gli 
assi x, y e z. L’utilizzo di tali sistemi, rispetto a quelli di milliamperaggio 
fisso, può ridurre la dose erogata al paziente di oltre il 50%, ma richiede da 
parte dell’operatore una profonda conoscenza delle strategie messe in atto 
dalle ditte produttrici. L’operatore, ad esempio scegli il livello di qualità 
dell’immagine che vuole ottenere in base ai diversi sistemi utilizzati dagli 
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AEC dei vari tomografi: noise index (General Electric), la reference image 
(Philips), i reference mAs (Siemens), e la standard deviation dei numeri TC 
(Toshiba). Gli operatori possono utilizzare come standard di riferimento le 
linee guida europee sui criteri di qualità in tomografia computerizzata 
(European Guidelines on Quality Criteria for Computed Tomography); tali 
raccomandazioni forniscono i valori CTDIw e DLP consigliati per ciascun 
distretto corporeo esaminato[15]. 
Tabella 4.1.1: Livelli diagnostici di riferimento 
LIVELLI DIAGNOSTICI DI RIFERIMENTO 
ESAME CTDIW (mGy) DLP (mGy ⨯ cm) 
Encefalo di routine 60 1060 
Massiccio facciale 35 360 
Trauma vertebrale 70 460 
Torace di routine 30 650 
Torace ad alta risoluzione 35 280 
Addome di routine 35 780 
Fegato e milza 35 900 
Pelvi di routine 35 570 
Pelvi per osso 25 520 
Fonte: European Guidelines on Quality Computed Tomography, EUR 16262,1999 
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4.2. Tensione del tubo 
La differenza di potenziale applicata fra anodo e catodo determina l’energia 
massima dei raggi X prodotti. Il rapporto dei kVp (kilo Volt picco) con la dose è 
regolato da una relazione polinomiale, per la quale se il valore dei kVp viene 
raddoppiato, la dose quadruplica. L’aumento dei kVp influenza, inoltre, la 
capacità con cui i raggi X penetrano nella materia, ovvero all’aumentare dei kVp 
diminuisce il contrasto. Tale effetto è però controbilanciato dalla riduzione del 
rumore di fondo. I kVp, nella diagnostica per immagini, rimangono in un range 
di 80-140 kVp, di norma 120 kVp. Livelli di tensione maggiori sono giustificati 
per pazienti particolarmente obesi, mentre livelli di tensione minori sono 
fortemente consigliati nei pazienti pediatrici al fine di ridurre la dose. 
La diminuzione dei kV[16] rende il fascio dei raggi X prodotto più “sensibile” 
alla struttura atomica dei segmenti esaminati, il che facilita il compito del 
computer che deve elaborare i dati, contribuendo a un considerevole aumento del 
contrasto delle immagini. Questo è vero, in particolare per tutti gli esami che 
utilizzano mezzi di contrasto ad alto numero atomico (in genere iodio); in questi 
casi una riduzione dei kV contribuisce a un sensibile aumento del rapporto 
segnale/rumore e, nel contempo, a una notevole riduzione della dose di 
radiazioni. 
La scelta di utilizzare protocolli con bassi valori di chilovoltaggio è ormai entrata 
nella normale pratica quotidiana; l’aumento dell’enhancement prodotto può 
essere sfruttato oltre che per abbassare la dose radiante anche per diminuire la 
quantità totale di mezzo di contrasto con considerevoli vantaggi per i pazienti con 
insufficienza renale. 
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4.3. Collimazione del fascio 
La collimazione è un parametro che definisce l’ampiezza del fascio utilizzato 
durante la scansione, ed è fondamentale per ridurre la dose al paziente[17]. Nella 
CT a singolo strato, il fascio e la penombra cadono all’interno di un preciso 
numero di detettori, tuttavia l’utilizzo della penombra nella creazione 
dell’immagine, determina un decadimento della qualità dell’immagine. Per 
limitare l’influenza della penombra nella creazione dell’immagine si utilizza 
l’overbeaming, viene cioè aumentata l’ampiezza del fascio in modo da far cadere 
la penombra oltre i detettori. Un altro fenomeno legato alla collimazione del 
fascio è l’overranging. L’overranging è la differenza che sussiste fra tra la 
lunghezza della scansione programmata sullo strumento e la lunghezza della 
scansione realmente eseguita; la lunghezza reale della scansione è più lunga 
rispetto all’immagine ricostruita, allo scopo di dare a tutti i detettori le 
informazioni necessarie per la creazione della prima e dell’ultima immagine. 
L’overranging aumenta al crescere della collimazione totale e del pitch utilizzato.  
Nelle ultime apparecchiature in commercio un ruolo importante nella riduzione 
della dose spetta ai cosiddetti filtri conformazionali o filtri “a farfalla”[16], 
generalmente posti all’uscita del tubo radiogeno che servono a concentrare la 
dose dove è effettivamente utile, diminuendola in periferia. 
Il loro utilizzo viene gestito dalla macchina in base al protocollo di esame scelto 
e alla tipologia del paziente: ad esempio con i bambini il computer adotterà un 
filtro particolarmente aggressivo così da schermare molto efficacemente la dose 
di radiazioni al di fuori di un campo di vista molto piccolo, mentre filtri più ampi 
verranno adottati con pazienti di maggiori dimensioni. L’efficacia di tali 
dispositivi è collegata alla capacità del tecnico radiologo di porre la zona da 
esaminare esattamente al centro del gantry, nel caso in cui questo non fosse 
possibile, le aziende produttrici ne sconsigliano l’uso. Questo è il motivo che ha 
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portato allo sviluppo di tecniche di centratura automatica e alla creazione di 
lettini portapaziente che possono essere movimentati lateralmente. 
 
4.4. Il Pitch 
Si definisce pitch il rapporto tra l’avanzamento del lettino per una rotazione di 
360° e la collimazione dello strato. 
Nelle indagini con pitch inferiore a 1: 
 Si ottengono delle scansioni che aumentano la dose per il paziente; 
 Sono vantaggiose per fare una ricostruzione 3D; 
 La rumorosità è minima 
Nelle indagini con pitch maggiore di 2: 
 Il volume di interesse è sotto-campionato, con conseguente formazione di 
artefatti 
 Diventa un esame accettabile solo se si ha la necessità di una rapida 
valutazione di volumi estesi. 
Un pitch compreso tra 1,5 e 2 costituisce un buon compromesso 
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4.5. Centraggio del paziente 
Un aspetto che svolge un ruolo molto importante nella dosimetria è il corretto 
allineamento del paziente all’interno del gantry. Un posizionamento non corretto del 
paziente tende a produrre un abbassamento della qualità dell’immagine che in 
presenza dei sistemi AEC determina conseguentemente un aumento della dose 
somministrata al paziente.  
 
4.6. Lunghezza e numero di acquisizioni eseguite  
La dose totale di un esame TC è chiaramente influenzata dalla lunghezza totale 
della scansione eseguita. Facendo un controllo fra due esami che seguono lo stesso 
protocollo, l’esame eseguito sul paziente più alto avrà sicuramente il valore di dose 
maggiore. 
L’utilizzo di protocolli che prevedono più ripetizioni delle scansioni eseguite su un 
distretto anatomico aumentano la dose di un esame TC. Ciò si verifica negli esami 
che richiedono scansioni sia prima che dopo la somministrazione del mezzo di 
contrasto. In alcuni follow-up, soprattutto quelli dei pazienti oncologici, gli esami 
vengono ripetuti più volte in brevi periodi (prima e dopo un intervento ad esempio), 
aumentando considerevolmente il rischio che si presentino degli effetti stocastici 
per questi pazienti. 
L’obbligo del medico radiologo è quello di eseguire l’esame solo se ritenuto 
strettamente indispensabile, somministrando al paziente la dose più bassa possibile. 
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4.7. Filtri di ricostruzione e finestre di valutazione 
La scelta di filtri e finestre adeguate permette di ridurre considerevolmente la 
dose[18]. 
I filtri di ricostruzione sono degli algoritmi matematici che possono migliorare 
alcuni parametri dell’immagine andando a discapito di altri. 
Lo “sharpening filter” ad esempio, può aumentare la risoluzione spaziale, 
aumentando però il rumore dell’immagine, mentre lo “smoothing filter” ha 
esattamente la funzione opposta. 
Attualmente nelle moderne apparati TC vengono utilizzati degli algoritmi 
specifici per ogni distretto corporeo esaminato, e nel caso in cui il quesito 
diagnostico non richieda un immagine particolarmente definita, diventano dei 
validissimi alleati per la riduzione della dose somministrata al paziente. 
Recentemente, grazie al notevole incremento delle capacità computazionali degli 
attuali computer e al crescente interesse nei confronti delle tecniche di 
contenimento della dose erogata, gli algoritmi iterativi stanno acquistando un 
nuovo interesse, in quanto rappresentano in chiave futura la più importante 
evoluzione tecnologica in grado di limitare la dose prodotta dagli esami di TC. 
Con questi algoritmi le immagini non vengono create successivamente all’arrivo 
dei dati di attenuazione delle singole proiezioni, bensì i valori di attenuazione 
vengono usati per formare una maschera, un modello statistico delle distribuzioni 
delle varie densità, che poi viene continuamente rivisto e corretto ogni qual volta 
arrivano dati di attenuazione successivi. Sostanzialmente il valore di ogni singolo 
pixel non viene preso subito per “buono”, come succedeva nella (filtered 
backprojection, FBP), ma aggiustato in base ai nuovi dati di misurazione e al 
valore medio dei pixel circostanti. Il grande vantaggio delle ricostruzioni iterative 
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risiede nella possibilità di eliminare selettivamente il rumore nelle immagini 
finali, funzione precedentemente affidata a semplici filtri che imitavano allo 
stesso tempo anche la risoluzione spaziale, imponendo quindi una difficile scelta 
fra immagini “belle” ma a bassa definizione, oppure “rumorose” ma con un livello 
di dettaglio più elevato. Ora invece, grazie al peso statistico con cui ogni pixel 
viene misurato, possiamo capire se una densità è collegata a strutture anatomiche 
e quindi va mantenuta nelle immagini finali, oppure se è isolata e va quindi 
eliminata, come nel caso di artefatti causati da oggetti metallici. 
La prima casa costruttrice a presentare questo dispositivo è stata la General 
Electric con il nome commerciale ASIR (ora VEO) seguita successivamente da 
tutte le altre case costruttrici (IRIS e SAFIRE, Siemens; iDose, Philips; AIDR, 
Toshiba; Intelli IP, Hitachi). Le tecniche iterative possono consentire riduzioni 
della dose erogata estremamente elevate (fino a oltre l’80%) [19] e rappresentano 
quindi un approccio assai promettente per ridurre la dose radiante nel prossimo 
futuro. Immagine 4.7.1: Confronto fra la ricostruzione con algoritmo ASIR (a 
destra) e con algoritmo FBP [20] 
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La finestra di visualizzazione (window level), ovvero il numero di livelli di grigio 
con la quale viene rappresentata una determinata immagine, esercita un’azione 
diretta sulla dose erogata al paziente. Il rumore percepito in un’immagine è 
direttamente correlato al numero di livelli di grigio con la quale viene osservata: 
più è ampia la finestra, più difficilmente il rumore dell’immagine sarà percepibile. 
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4.8. Fattori dipendenti dal paziente: dimensione, età e sesso 
Le caratteristiche anatomiche dei singoli pazienti rappresentano una variabile 
importante per la dose necessaria all’esame TC. 
Un parametro molto importante, oltre all’altezza di cui abbiamo già parlato è il 
peso corporeo, più precisamente la massa che i raggi devono attraversare per 
produrre un’immagine. 
Nelle Tabelle 4.8.1 e 4.8.2 viene mostrata la correlazione diretta fra BMI e mA in 
un esame di coronaro-TC. 
Tabella 4.8.1[21]: 
BMI (kg/m2) kV / mA per un immagine con un rumore 
di 33 HU 
18 100/225 
19 100/260 
20 100/295 
21 100/335 
22 100/380 
23 100/420 
24 100/470 
24.5 100/490 
25 100/515 
26 100/570 
26.5 100/595 
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Tabella 4.8.2[21]: 
BMI (kg/m2) kV / mA per un immagine con un 
rumore di 28 HU 
27 120/430 
27.5 120/450 
28 120/470 
28.5 120/490 
29 120/505 
30 120/550 
31 120/590 
32 120/635 
33 120/680 
34 120/730 
35.5 120/800 
Un parametro fondamentale da tenere in considerazione è l’età del paziente, in 
quanto il rischio associato alla radiazione è decisamente più elevato nei più 
giovani[22] poiché c’è una predominanza di tessuti radiosensibili.[23] 
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Immagine 4.8.1: Il rapporto fra il LAR (Lifetime attributable risks) e l’età 
per i protocolli TC con mdc, differenziati per il sesso, (a) maschi e (b) 
femmine. [3]  
 
 
Un altro parametro molto importante è il sesso, la ghiandola mammaria è molto 
radiosensibile e richiede precauzioni maggiori [25]. Inoltre la donna in stato 
interessante va esclusa da questa tipologia d’esame, ma se l’esecuzione dello stesso è 
estremamente necessaria va adeguatamente radioprotetto il feto [26]. 
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5.  La radiologia dell’ospedale militare di La Spezia 
“Bruno Falcomatà” 
Immagine 5.0.1: L’ingresso dell’ospedale militare di La Spezia 
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5.1. LE APPARECCHIATURE 
Nella radiologia dell’ospedale sono in uso le seguenti apparecchiature 
radiologiche: 
APPARECCHIO 
RADIOLOGICO 
Tensione- Corrente 
valori massimi 
Stato/Uso 
Ortopantomografo 
PLANMECA Proline XC 
80 12 FUNZIONANTE / IN 
USO 
Stativo pensile 
GILARDONI Rotagil 
150 500 FUNZIONANTE / IN 
USO 
Ortoclinoscopio 
GILARDONI 
150 500 FUNZIONANTE / IN 
USO 
Ortoclinoscopio 
GILARDONI Telegil 
150 500 FUNZIONANTE / IN 
USO 
Stativo Pensile 
GILARDONI 
150 1000 FUNZIONANTE / IN 
USO 
Sistema TC GE Hi Speed 
Dual 
140 200 FUNZIONANTE / 
NON IN USO 
Endorale CASTELLINI X 
70 
70 8 FUNZIONANTE / IN 
USO 
Endorale CASTELLINI 
X70 
70 8 FUNZIONANTE / IN 
USO 
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5.2 Il sistema TC 
La TC dell’ospedale militare è la G.E. Medical System – Hi Speed DUAL, una TC 2 
strati acquistata contemporaneamente alla TC di Nave Cavour, nel 2007. 
Immagine 5.2.1: Foto della TC dell’ospedale militare di La Spezia (15/05/2015) 
 
La TC prodotta dalla General Electric è dotata di un anodo costituito da una lega di 
tungsteno e rodio.  
E’ dotata del sistema auto-mA per la riduzione automatica dell’amperaggio nella 
scansione delle parti meno dense, questa modalità è disponibile solo dopo 
l’esecuzione di un scanogramma (z-axis modulation).  
I filtri immagine disponibili sono: Smooth (S1, S11, S2, S21, S3), Edge (E1,E2, E21, 
E22, E23, E3), Lung (L1, L2, L3) 
Le matrici disponibili sono: 256⨯256 oppure 512⨯512 
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L’apparecchiatura è dotata di alcuni algoritmi di correzione: ANR (Advanced Noise 
Redution) (1 o 2) e AAR (Advanced Artifact Redution) (1 o 2). 
Nella TC spirale a due strati, il fascio radiante illumina una corona di detettori, divisa 
in due metà, che forniscono il segnale a due canali DAS (Data Acquisition 
System)[27]. 
Immagine 5.2.2: Funzionamento della TC 2 strati [27] 
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Immagine 5.2.3: La TC esegue controlli periodici per la verifica dei livelli 
diagnostici di riferimento.
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5.3. La CASISTICA 
Con l’abolizione della leva obbligatoria, l’attività diagnostica dell’ospedale si è 
molto ridotta, a vantaggio dell’attività medico-legale. Il 18/08/2013 l’ospedale ha 
avviato una collaborazione con l’ASL 5 della Liguria, per spostare alcuni ambulatori 
dell’ASL all’interno della struttura ospedaliera, vista l’attività di riordino che 
coinvolge il presidio ospedaliero di La Spezia. 
La casistica qui riportata si riferisce ad un periodo di lavoro di due anni, da 
novembre 2010 a novembre 2012, per un totale di trentacinque esami. La TC non 
viene utilizzata da più di due anni in quanto non è stata giudicata idonea per gli 
standard dell’ASL, essendo una TC due strati. 
La tipologia di esame più frequente è la TC di controllo a seguito di eventi 
traumatici. 
Una volta ottenuta la scansione, l’immagine viene inviata e refertata a Taranto da un 
medico radiologo, in telemedicina[28]. 
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6.  I DATI 
L’obiettivo dello studio è stato quello di acquisire le informazioni di dose dello 
scanner TC dell’ospedale militare di La Spezia al fine di valutare la dose erogata per 
ogni tipologia di studio. 
Le informazioni presentate sono state raccolte da trentacinque scansioni, eseguite nel 
periodo che inizia dal novembre 2010 e finisce nel novembre 2012. L’acquisizione di 
queste informazioni era indispensabile all’elaborazione delle informazioni di dose, 
necessarie per questa tipologia di studio. 
I dati riportati per ogni scansione sono: il sesso del paziente, la posizione di inizio e 
la posizione di fine scansione [cm], la differenza di potenziale [kV], l’intensità di 
corrente [mA], il tempo di rotazione [s], lo spessore di ogni scansione [mm]. 
Il voltaggio utilizzato è stato di 120 kV in ogni scansione.   
L’amperaggio utilizzato dall’apparecchiatura cambia da una serie all’altra e 
nell’ambito della stessa serie. Il valore minimo riscontrato è stato di 60 mA, quello 
massimo utilizzato dall’apparecchiatura è 200 mA. 
La variabilità nell’ambito della stessa serie è data da una modulazione della corrente 
sull’asse x, correlata all’acquisizione dello scanogramma. La General Electric ha 
chiamato questo sistema “auto-mA”. 
I dati sono stati trascritti a mano dalla consolle principale dell’apparecchiatura TC 
dall’ospedale di La Spezia, in quanto non era possibile la trascrizione degli stessi su 
alcun supporto. 
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Immagine 6.0.1: Tabella mA per scansione (fonte: libretto dell’apparecchiatura 
G.E. Medical System – Hi Speed DUAL) 
 
L’opzione “auto-mA” consente di utilizzare i valori di attenuazione ottenuti con lo 
scanogramma, per aumentare la corrente nei punti a più alta attenuazione e ottenere 
così una buona qualità dell’immagine, allo stesso modo è in grado di ridurre la 
corrente nei punti a più bassa attenuazione riducendo così la dose data al paziente e 
mantenendo costante il rumore nelle varie immagini. 
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Quando “auto-mA” viene utilizzato, sull’immagine viene inserita la riga:” auto-mA: 
N”, la N indica che il sistema è stato attivato in modalità normale, a fronte delle altre 
disponibili (IQ, LowDose, MaxmA). Inoltre in ogni immagine ritroviamo un diverso 
valore di amperaggio, ma ai fini dello studio ho raccolto il valore minimo e quello 
massimo e ho utilizzato una media dei due valori. 
 
6.1 IL SOFTWARE PER L’ELABORAZIONE 
La TC della G.E. Hi-Speed DUAL  è un’apparecchiatura datata, per la quale non è 
stata impostata la generazione automatica dei valori di CTDI e DLP sotto forma di 
secondary capture da archiviare insieme alle immagini TC.  
Il software utilizzato è CT-Expo, un’applicazione per Excel scritta in Visual Basic. 
L’applicazione è basata su metodi computazionali che sono stati utilizzati per 
valutare i dati raccolti[29] in alcuni studi tedeschi fra il 1999 e il 2002[30]. 
Immagine 6.1.1: Schermata principale dell’applicazione CT-Expo 
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Le informazioni necessarie per il calcolo della dose sono: Lunghezza di scansione 
[cm], Corrente [mA], Differenza di potenziale [kV], Tempo di acquisizione per 
singolo strato o singola rotazione [s], l’ampiezza del fascio[mm], il pitch (Alta 
Qualità = 0.75 – Alta Velocità=1.5) 
Una volta inseriti i dati e il modello della TC, il software elabora: 
 CTDIW [mGy] 
 CTDIvol [mGy] 
 DLPw [mGy*cm] 
 Effective Dose [mSv] (non utilizzato) 
Immagine 6.1.2: Il riquadro risultati di CT-Expo 
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6.2. PRESENTAZIONE dei DATI 
Nel seguente paragrafo ho creato delle tabelle, nelle quali espongo le informazioni di 
dose ricavate dall’elaborazione con il software CT-Expo. La tabella è stata impostata 
inserendo sulle ascisse il l’informazione di dose (DLP o CTDIw), mentre sulle 
ordinate ho inserito la lunghezza di scansione in centimetri. 
La scelta di porre a confronto questi due valori è legata all’estrema variabilità della 
lunghezza di scansione, quindi ho preferito evitare il semplice confronto con la 
media di DPL e CTDIw tipicamente utilizzati per quella tipologia d’esame, poiché i 
risultati sarebbero stati poco utili per la finalità dello studio. 
Nei grafici è stato aggiunto un altro valore, con una forma differente rispetto a quella 
degli altri valori e che rappresenta il livello diagnostico di riferimento (LDR)[31] per 
quel protocollo. Questo permette di confrontare visivamente i valori con i LDR, 
illustrati nella tabella 4.1.1.  
Gli LDR sono dei valori di riferimento, espressi nel D.Lgs 187/2000 che 
rappresentano il settantacinquesimo percentile della dose sulla base delle statistiche 
dell’epoca per le procedure TC standard. I valori possono comunque essere superati 
se il singolo caso giustifica un a dose maggiore. 
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Immagine 6.2.1: TC Encefalo, un’immagine della G.E. Hi speed Dual 
 
Tabella 6.2.2: DLP/Lunghezza per le serie di scansioni dell’encefalo. 
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Tabella 6.2.3: CTDIW / Lunghezza per la serie di scansioni dell’encefalo 
  
Il DLP e il CTDIW sono nella norma per le scansioni eseguite sulla testa, tuttavia la 
lunghezza della scansione è piuttosto ridotta, lunghezza media 12.5 cm per un totale 
di dieci scansioni. Questo sta ad indicare una scelta molto accurata delle zone da 
scansionare e la natura traumatologica di questa casistica. 
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Tabella 6.2.4: DLP / Lunghezza per la serie di scansioni del torace 
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Tabella 6.2.5: CTDIW / Lunghezza per la serie di scansioni del torace 
 
 
Le scansioni del torace sono in numero abbastanza ridotto, 5 in totale, ma a 
differenza della testa, il protocollo è più standardizzato, in quanto la lunghezza media 
di scansione è 26.2 cm. I valori del CTDIW e del DLP, sono circa la metà degli LDR. 
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Immagine 6.2.2: TC addome, una scansione della G.E. – Hi speed Dual 
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Tabella 6.2.6: DLP / Lunghezza per la serie di scansioni dell’addome 
  
Tabella 6.2.7: CTDIW / Addome per la serie di scansioni dell’addome 
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Anche le scansioni dell’addome sono molto rare in questa casistica (solo tre), ma i 
valori di dose ottenuti sono assolutamente normali, considerando l’assenza del mezzo 
di contrasto in queste scansioni. 
 
Immagine 6.2.3: TC Colonna, un’immagine della G.E. Hi-speed DUAL 
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Tabella 6.2.8: DLP / Lunghezza per la serie di scansioni della colonna 
  
Tabella 6.2.9: CTDIW / Lunghezza per la serie di scansioni della colonna 
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Nella casistica dell’ospedale militare di La Spezia sono presenti numerose scansioni 
della colonna, dalla cervicale alla lombare. Per questa tipologia di serie, non è 
possibile individuare dei valori di riferimento, tuttavia i valori possono essere 
considerati bassi. 
Nella tabella seguente (Tabella 6.2.10) vengono confrontati fra loro i valori di dose 
fra le diverse metodiche. 
Il valore di DLP massimo si registra fra le serie dell’addome, essendo quelle con una 
lunghezza di scansione maggiore. 
Il fatto che si registri il valore di CTDI MAX più alto fra le serie dell’addome può 
essere spiegato con il fatto che questa parte del corpo è quella con diametro 
maggiore, sono inoltre presenti numero strutture ossee e parenchimatose che 
determinano elevati livelli di attenuazione. 
Tabella 6.2.10: Confronto fra i valori di dose delle diverse tipologie d’esame 
Esame Lunghezza 
media 
CTDIW 
MAX 
CTDIW 
min 
CTDIW 
Medio 
CTDIW 
LDR 
DLP 
MAX 
DLP 
min 
DLP 
med 
DLP 
LDR 
 [cm] [mGy] [mGy*cm] 
Encefalo 12.5 25.6 10.1 17.1 60 517.1 107.9 230.5 1050 
Torace 26.2 14.4 11.8 13.2 30 253.2 82.2 209 650 
Addome 39 28.8 10.9 18 35 725.8 77.6 388.7 780 
Colonna 14.7 23 6.5 12.7 // 519 74.9 220.4 // 
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6.3. CONSIDERAZIONI 
Lo studio di dose effettuato sulla casistica della TC dell’ospedale militare di La 
Spezia, si è rivelato complesso, data la peculiarità di utilizzo di questa 
apparecchiatura. Nella scelta dei termini di paragone con i quali confrontare i dati 
raccolti, non potevano essere esclusi i livelli diagnostici di riferimento consigliati. 
Tuttavia il confronto con questi criteri, basati su rigidi protocolli, si è rivelato 
abbastanza complesso vista la casistica di scansioni molto mirate, eseguite come 
supporto alla radiologia convenzionale. 
Un altro problema che abbiamo riscontrato con questa tipologia di apparecchiatura è 
stato ottenere l’informazione di dose, che non viene prodotta dall’apparecchiatura 
TC. E’ stato quindi necessario trascrivere i dati a mano su carta e poi inserirli nel 
software CT-Expo. 
L’apparecchiatura era dotata di un sistema di trascrizione dei dati vetusto, non 
compatibile con i moderni Hard Disk o CD-ROM. Le immagini che sono presenti in 
questa tesi (6.2.1 – 6.2.2 – 6.2.3) sono state fotografate direttamente dalla consolle 
centrale della TC. Nome e cognome del paziente sono stati rimossi successivamente, 
nel rispetto delle norme sulla privacy. 
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7.  CONCLUSIONI 
Lo scanner TC G.E. Hi Speed DUAL, così come le altre apparecchiature della 
radiologia dell’ospedale militare di La Spezia, sono regolarmente controllate e 
rispettano i limiti di dose che la legge raccomanda. Quindi pur essendo una 
radiologia militare prevalentemente legata alla traumatologia, la radioprotezione non 
viene tralasciata. Nel caso dell’ospedale “Bruno Falcomatà”, anche i pazienti civili 
dell’ASL 5 potranno fruire delle apparecchiature radiologiche e non, messe a 
disposizione della comunità con una convenzione. 
Per quanto riguarda la TC i valori di dose nel periodo analizzato sono stati ottimali, 
dispiace però che oggi le apparecchiature TC a due strati non siano più in grado di 
rispondere alla domanda di qualità che il medico richiede ad un’immagine TC. 
Questo condanna l’apparecchiatura all’inutilizzo. 
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